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ABSTRAKT 
Cílem práce bylo připravit vzorky práškového hydroxyapatitu pomocí sol-gel a precipitační 
metody. Po syntéze byly prášky vylisovány a vypáleny při teplotách 500 °C, 800 °C 
a 1100 °C. Vzorky HAP byly podrobeny analýze FTIR, XRD, SEM. Výsledné měření 
poukazuje na velikost HAP částic v rozmezí mikro až nano rozměrů. Průměrná velikost 
dominantních zrn je v oblasti kolem 5 – 8 µm pokryté menšími částicemi o rozměru 1 µm. 
Byla sledována mikrostruktura materiálu a bioaktivita in vitro v simulovaném krevním 
roztoku po 4 týdnech. Bioaktivita byla ovlivněna teplotou výpalu, od které závisí 








The aim of this work was to prepare hydroxyapatite powder by sol-gel and precipitation 
method. Then, the powders were pressed and sintered at 500 °C, 800 °C and 1100 °C. These 
samples of HAP were analyzed by FTIR, XRD, SEM methods. The microstructure 
measurement by SEM indicates that the size HAP particles varies from micro to nano meter. 
The average size of dominant particles is determined around 5 – 8 µm with surrounding fine 
particles of 1 µm size. The in vitro bioactivity of HAP samples was investigated by 
immersing them in Simulated Blood Fluid for 4 weeks. The work reports the result of 
mikrostructure analysis of samples after immersion. The bioactivity was influenced by  the 
sintering temperature. It is evident, that the layer of the new hydroxyapatite phase formed 














Hydroxyapatite, microstructure, bioactivity, sol – gel and precipitation method 
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ÚVOD 
Pohyb a funkce kosterní soustavy představují nepostradatelnou součást našeho 
každodenního života. Lze to názorně demonstrovat postupným fylogenetickým vývojem 
člověka od nejstarších dob, kdy si naši předchůdci dokázali svojí manuální zručností vyrábět 
různé lovecké, dekorativní a pomocné nástroje, tak aby uměli v daných podmínkách přežít  
a postarat se o svoji rodinu. Tento základní druh potřeb se odráží i do dnešní moderní 
společnosti s tím rozdílem, že člověk využívá různých moderních technologií k tomu, aby 
svoji námahu, tedy i pohybovou složku co nejvíce omezil. 
Cílem této práce není preventivně zabezpečit zdraví všech lidí, ale objasnit a popsat 
přípravu, využití a vlastnosti syntetizovaných materiálů, které jsou schopny plně nebo alespoň 
částečně nahradit a regenerovat přírodní složky živé tkáně v důsledku poškození vlivem 
některých zmíněných faktorů. Takové materiály označujeme pod skupinovým názvem 
biomateriály a můžeme zde zařadit veškeré typy materiálů jako kovy, sklo, keramika  
a polymery, které jde kompletovat a vytvářet nové a rozvíjející se druhy kompozitních 
materiálů se specifickými vlastnostmi. 
Celá bakalářská práce je zaměřena na využití biokeramiky pro medicínské aplikace, jelikož 
keramika a kompozity na bázi biokeramiky představují nejprogresivnější nástup biomateriálů 
v moderní medicíně a svými vlastnostmi dokážou plnohodnotně nahradit či doplnit přírodní 
složku živé tkáně. Práce je rozdělena na část teoretickou a experimentální. Část teoretická se 
zabývá obecnou skupinou biomateriálů a jejich dělením, ze kterých se generuje jako ideální 
materiál keramika. Postupem času se rozvíjí nové vědní odvětví biokeramika. Dále se tedy 
práce prioritně soustřeďuje na studium vlastností, složení, přípravu a využití tohoto materiálu, 
zejména hydroxyapatitu. Část experimentální se odehrávala v laboratořích Fakulty chemické 
v Brně, kde byla připravena složka hydroxyapatitu pomocí precipitační a sol-gel metody ve 
vodném a etanolovém prostředí. Vzniklé vzorky byly vypáleny a podrobeny RTG a IČ 
analýze. V závěru celé práce byla sledována bioaktivita a povrchová morfologie 
hydroxyapatitu pomoci metody SEM v simulovaném krevním roztoku (SBF). Výsledky byly 
vyhodnoceny pomocí relevantních dat, zpracovány a charakterizovány. 
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1. BIOMATERÁLY 
Biomateriál je definován jako látka používaná na protézy nebo v lékařských přístrojích  
a nářadí, která je určena pro kontakt s živou tkání při zamýšlené aplikaci a pro předpokládaný 
časový úsek. Uměle vyrobené materiály s širokým spektrem vlastností se v klinické praxi již 
delší dobu požívají pro náhrady poškozené, nemocné či nevyvinuté části skeletu, pro náhrady 
chybějících částí těla, pro korekci vrozených a patologických deformací a traumatických 
poškození. Dosavadní zkušenosti ukazují, že neustálý výzkum a vývoj biomateriálů přináší 
těm, kteří je potřebují, velký užitek. Zejména skeletální či dentální implantáty z kovových i 
nekovových (zejména keramických) materiálů jsou v současné době poměrně široce 
aplikovány. Výzkum biomateriálů zahrnuje řadu dalších oblastí, např. materiály na prsní 
implantáty, umělé srdeční chlopně, náhrady tepen, očních čoček, náhrady kůže, umělé svaly 
atd. Vyvíjejí se jak bioinertní či bioaktivní materiály, tak materiály, které se vstřebávají [1]. 
Biomateriály při aplikaci do lidského těla musí splňovat: 
• Podmínky biokompatibility 
• Podmínky biofunkčnosti 
• Požadavky technické a ekonomické 
Kompatibilita představuje míru snášenlivosti lidské tkáně na daný implantát. V tomto 
směru se jedná o důležitou podmínku, kde si organismus časově generuje protilátky 
(antibiotika) pro svoji ochranu při postupné expozicí daným implantátem. Pokud odpadne 
nebezpečí přenosu infekce a imunitní reakce organismu je vysoce pravděpodobné, že 
organismus akceptuje nový materiál v těle. Mluvíme o kompatibilitě organismu 
k biomateriálu [2].  
Na konkrétní výsledek musí daná tkáň reagovat biotolerantně, tak aby nebyl pro živé 
buňky toxický, nevyvolával zánětlivé reakce a nepůsobil mutagenně a karcinogenně [2]. 
 
Obrázek č. 1: Detail srůstu kostní tkáně s implantátem [2]. 
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1.1. Dělení biomateriálů 
Po překročení kompatibility organismu se biomateriály dělí podle toho, jak je živá tkáň 
schopna reagovat na určitý implantát:  
• bio-inertní 
• bio-aktivní 
• resorbovatelná (vstřebatelná) 
1.1.1. Bioinertní materiály 
První generací biomateriálů jsou materiály, které jsou inertní k hostitelské tkáni. V případě 
snížené akceptovatelnosti tkáně dochází u bioinertních materiálů na fázovém rozhraní 
k tvorbě fibrózního tkaniva obalující implantát a to bez ohledu na to, či je implantát ve styku 
s měkkou nebo tvrdou (kostní) tkání [3]. Kostní buňky (tzv. osteoblasty) tak osidlují povrch, 
kde se za nějaký čas kolem implantátu vytvoří vazivové pouzdro (organismus tak reaguje na 
přítomnost cizího tělesa) [2]. Mezi tyto inertní materiály řadíme například (α-Al2O3), ZrO2, 
TiO2,Y2O3. 
1.1.2. Bioaktivní a vstřebatelné materiály 
Do druhé generace se řadí skupina materiálů (implantátů), které mají trvalé působení 
v organismu, nikoliv v přítomnosti fibrózních vaziv, se označují za biologicky aktivní. Tyto 
materiály tvoří přechod mezi bioinertními a resorbovatelnými materiály. Aplikují se do 
kontaktu s kostí. Místo fibrózního rozhraní dochází k tvorbě přímé vazby mezi implantátem  
a kostní tkání. Přilehlé měkké tkáně jsou schopny vrůst do pórů materiálu  
a zajišťovat tak při tom dobrou fixaci (nízkou pohyblivost implantátu) [3].  
Do této skupiny řadíme biosklo, bioaktivní sklo-keramiku, anorganicko-organické 
kompozity: (Organické složky: biodegradabilní kolagen, nebiodegradabilní PE, PMMA; 
z anorganické složky nejvýznamnější hydroxyapatit). 
Zajímavou skupinu implantátů představují takzvané resorbovatelné (vstřebatelné) 
materiály. Při aplikaci se očekává časově omezený účinek. V organismu se rozpouští bez 
vzniku metabolicky škodlivých složek. Hlavní funkcí je poskytování „stavebního materiálu“ 
v osifikačním procese, tzn. v procese obnovení původní kostní tkáně. V tomto případě 
nedochází k tvorbě fibrózního rozhraní. Tyto implantáty tak znásobují tok iontů potřebných 
na přirozenou tvorbu kostní tkáně oproti běžnému metabolickému přísunu [3]. Při obnovování 
kostní tkáně se implantovaný materiál postupně vstřebává. Do této skupiny řadíme materiály 
na bázi vápenatých solí, např. fosforečnanů, uhličitanů, síranů, dále bioskla  
a trikalciumfosfátu (Ca3(PO4)2) nebo prášky monetitu (CaHPO4) [3,2]. 
1.2. Tkáňové inženýrství 
Třetí generaci představují materiály používané v tkáňovém inženýrství. Tento obor je 
definován jako multidisciplinární odvětví, které využívá základní zásady a metody biologické 
a inženýrské vědy k rozvoji biologických náhrad s cílem obnovit, zachovat  
a zlepšit funkcí zničených tkání a orgánů [4]. 
Strategie tkáňového inženýrství se zaměřuje na tkáně od chrupavek, šlach, kostí, až po 
orgány jako játra, srdeční sval nebo nervové tkáně [4].  
V současné době se využívají porózní lešení tzv. „scaffold“, které umožní simulovat 
vlastní lidskou extracelulární matrici. V této matrici dochází k množení, migraci a růstu 
tkáňových buněk. Tato lešení musí být naprosto biokompatibilní, podporovat buněčnou 
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adhezi a růst. Po určité době buňky produkují svoji vlastní matrici, tudíž dochází k rozkladu 
původní matrice v netoxickou složku, která je v konečné fázi eliminována z našeho těla. Mezi 
často užívané materiály patří kolagen, který má pozitivní vlastnosti pro náš organismus. 
Kolagen není antigenní a toxický naopak má dobrou biokompatibilitu, biodegradaci  
a bioresorbovatelnost. Případné nedostatky se řeší kombinací s vhodným biomateriálem nebo 
zesíťováním vláken kolagenu [5]. 
  Kolagen se získává většinou z kůží prasete nebo skotu, jelikož je fyziologicky a často 
identicky analogický kolagenu v lidském těle [5]. 
 Z hlediska syntetizovaných materiálů se využívají pro tkáňové inženýrství matrice 
obsahující vápenatou a fosforečnanovou skupinu. Do této skupiny můžeme zařadit keramiku: 
fosforečnanu vápenatého nebo bioaktivní sklo-keramiku, které vykazují skvělou vazebnost 
s lidskou kostí a zdokonalují povrchovou reaktivitu. Po proliferaci kmenových buněk tkáně 
dochází k degradaci syntetizované matrice a poté jsou zcela metabolizovány přírodní cestou 
v našem těle. První klinické pokusy pro kostní defekty, které využívaly sloučeniny na bázi 
fosforečnanu vápenatého, byly prováděny v roce 1920. Od té doby mnoho keramických 
sloučenin na bázi fosforečnanu vápenatého byly úspěšně aplikovány v klinické medicíně jako 
trikalcium fosfát, bikalcium fosfát di hydrát, brushit (brašit) – CaHPO4·2H2O nebo 
oktakalcium fosfát (OCP) [6]. Tyto sloučeniny mají pórovitou strukturu, tudíž jsou dobrými 
kandidáty na využití pro „scaffold“ v tkáňovém inženýrství. 
 
 
obrázek č. 2: Snímek kolagenové matrice [7]. 
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2. KERAMIKA 
Slovo keramika je řeckého původu a vzniklo ze slova „keramos“. Ve starověkém Řecku to 
byl název pro hlínu a hrnčířské výrobky. 
Keramiku (resp. keramické materiály) je možno definovat jako soudržné, ve vodě 
prakticky nerozpustné polykrystalické látky, někdy s určitým podílem skelné fáze, které byly 
získány z anorganických nekovových surovin, nejčastěji na bázi silikátů zpracováním do 
požadovaného tvaru a vypálením výrobku v žáru. Během výpalu dojde procesem slinováním 
ke zpevnění a vytvoření nové mikrostruktury, čímž dojde ke vzniku kompaktního materiálu se 
specifickými fyzikálními a mechanickými vlastnostmi [8]. 
2.1. Vlastnosti keramiky 
Vlastnosti keramiky jsou kromě chemického a fázového složení podmíněny především její 
mikrostrukturou, kterou můžeme ovlivnit čistotou a zrnitostí výchozích surovin (prášků)  
a jejich technologickým zpracováním. Při aplikaci keramických materiálů jsou využívány 
především jejich vlastnosti mechanické, tepelné, elektrické, chemické a některé další [9]. 
Kvalita výsledného keramického výrobku (např. konstrukční keramiky) závisí především 
na mikrostruktuře materiálu. Optimální mikrostruktura obsahuje homogenní zrna, jasně 
definované, minimální obsah pórů a rovnoměrné rozložení všech přítomných fází. Obecně 
platí, že čím je zrno jemnější, tím má výsledná keramika vlastnosti na vyšší úrovni 
(pokročilejší) a reprodukovatelné [9]. 
Ze strukturního hlediska se keramika vyskytuje na rozmezí amorfní (skelné) fáze a zcela 
krystalické nebo kombinací obou fází, čili semikrystalické, které se odrážejí na jejích 
výsledných vlastnostech. Obecným charakteristickým znakem, je její pevnost především 
v tlaku a otěruvzdornost, chemická odolnost, žáruvzdornost a relativně nízká hmotnost. 
Keramika je výborným tepelným a elektrickým izolantem. Mezi další nezbytné vlastnosti 
patři odolnost proti oxidaci a korozi (důležitá vlastnost biokeramiky), její stálost (trvanlivost) 
a rovněž také důležitým nákupním hlediskem je estetický zevnějšek. Na druhé straně 
nevýhodou keramiky je její křehkost, obtížná opracovatelnost a špatné plastické chování 
výsledného produktu [9]. 
Vlastnosti keramiky se mohou kombinovat s dalšími materiály jako polymery, kovy pro 
zdokonalení pružnosti, vyšší tvrdosti a celkové flexibilitě. 
3. BIOKERAMIKA 
Biokeramická disciplína je založena na znalostech materiálového a biologicko-klinického 
výzkumu a pozorování. V tomto smyslu mluvíme o multidisciplinárním odvětví, které 
vyhodnocuje, analyzuje a koordinuje soubory veškerých vědeckých poznatků od 
specializovaných odborníků a lékařů. 
Dnešní moderní trend naznačuje, že by postupně všechny důležité orgány kromě mozku  
a centrální nervové soustavy mohly mít svoje uměle vytvořené analogie. V poslední době se 
uplatňují zejména keramické povrchově bioaktivní materiály, které zdařile napodobují 
výhody materiálu biologických [2]. 
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3.1. Vývoj biokeramiky 
Během 30 až 40 let minulého století měla biokeramika významný podíl na rozvoji 
biomedicínských aplikací pro změnu a obnovu skeletální části našeho těla [10]. 
V roce 1967 profesor Larry Hench položil základy vzniku bioskla. V letech 1970 zveřejnil 
svůj výzkum, který přinesl zásadní změnu pro aplikaci amorfního skla v medicíně. Jednalo se 
o amorfní látku s obsahem Na2O-CaO-P2O5-SiO2 s přídavkem B2O3 a CaF2, které tvořilo 
silnou vazbu s lidskou kostí [10].  
Další představitel spojený s biokeramikou je japonský profesor Tadashi Kokubo, který 
navázal na skelné materiály a svými zkušenostmi dal základ vzniku nového sklo-keramického 
materiálu, který vznikl v Japonsku v roce 1982. Tento kompozitní materiál byl složen 
z apatické a wollastonické složky (A-W), tímto způsobem vznikla (A-W) sklo-keramika. 
Tento objev přinesl značné studie o sklu a keramice, které bylo možné kompletovat pro kostní 
náhrady [10]. 
V dalších letech v rozmezí 1980 až 1990 přinesly nové studie vedené profesory 
DeGrootem, Jarchem, Driessensem, Bonfieldem a Zhangem objev hustého hydoxyapatitu 
Ca10(PO4)6(OH)2, který přinesl zcela revoluční postavení bikeramiky v lékařské vědě [10]. 
V současné době téměř všechny vyspělé státy, včetně České republiky věnují pozornost 
výzkumu biomateriálů a souvisejících oblastí [1]. 
3.2. Vlastnosti biokeramiky 
Reakce organismu na přítomnost implantátu závisí zejména na vlastnostech a povaze 
daného materiálu. Z hlediska materiálu je důležitá chemická povaha implantátu  
(druh atomů a vazeb) a charakter (struktura) jeho povrchu. V organismu dochází k degradaci 
chemické struktury implantátů a uvolňování iontů, které umožní plnohodnotně doplnit 
biogenní prvky ve fyziologickém prostředí lidského organismu. Mezi tyto ionty patří  
(Ca2+, K+, Mg2+, Na+) a také ionty s minimálním obsahem toxicity pro lidskou tkáň  
(jako Al3+ a Ti2+) aj. [11]. Všeobecně lze vlastnosti biokeramiky srovnávat s kortikulárními 
mechanickými vlastnostmi živé kostí. Jeden z největších problémů s aplikací implantátu do 
živého organismu tzv. „in vivo“ je vyšší modul pružnosti oproti lidské kosti.  
Mluvíme teda o elastické nesourodosti mezi kostí a keramickým implantátem, která vede 
k tzv. „stress shielding“ a v konečné fázi k aseptickému uvolnění implantátu, popř. pak k jeho 
vylomení [12]. Je proto rozhodující, aby vlastnosti materiálu byly analogické k lidské tkáni.  
Youngův modul kortikální kosti je cca 20 GPa. Pouze pyrolitický C (užívaný na povlaky) 
se blíží této hodnotě (cca 30 GPa), všechny ostatní keramiky užívané pro mechanicky 
namáhané aplikace vykazují hodnoty mezi 200 GPa (ZrO2) až 400 GPa (korund). Kovy mají 
obvykle nižší hodnoty než keramika, ale ještě příliš vysoké ve srovnání s kostí 
(210-250 GPa u Co-Cr-Mo slitiny, 160-210 GPa u Ni-Cr dentální slitiny, 190-200 GPa  
u nerezové oceli a 100-120 GPa u Ti slitiny, včetně cpTi „komerčně čistý titan“). Kromě 
několika nových typů Ti slitin, např. Ti-45Ni (Nitinol), kde Youngův modul může být 
30 GPa. Proto pouze kompozity s keramickým plnivem ve formě částic nebo vláken jsou 
možnými kandidáty pro elasto-kompatibilní implantáty [12]. 
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Biokeramika nepodléhá korozi, je biologicky odbouratelná, vykazuje dobré tribologické 
vlastnosti charakterizující lepší snesitelnost při zátěži a menší otěruvzdornost při pohybu, 
jenže nemusí vykazovat lepší mechanické vlastnosti jako tvrdost či pevnost oproti kovům 
nebo polymerům. Tudíž dochází ke kombinaci těchto materiálů a vznikají stále nové 
univerzální kompozitními biomateriály [11]. 
3.2.1. Kvazi-inertní biokeramika 
Kvazi-inertní keramické materiály se vyznačují vysokou mechanickou pevností. 
Materiálem je zpravidla hutná keramika z vysoce čistého oxidu hlinitého (> 99,5 % Al2O3). 
Tyto materiály vykazují příznivou kombinaci vlastnosti jako je vysoká čistota, výborná 
zrnitost, korózní stálost, nízký oděr, poměrně příznivá biokompatibilita, nízký koeficient tření 
a vysoká pevnost a lomová houževnatost. Tyto vlastnosti materiálu vyplývají z povahy 
krystalů α-Al2O3 a vnitřní stavby keramiky. Za hlavní zástupce inertní keramiky je považován 
korund, který je užíván od roku 1970 jako důležitý materiál na protézové komponenty. 
Optimální velikost korundových krystalů nepřevyšuje zhruba 4 až 6 µm, přičemž při malých 
velikostech krystalů ve spojitosti s nízkou drsností povrchu se projevují vynikající 
tribologické vlastnosti keramiky [3]. Jeho hlavní výhodou je vedle vysoké mechanické 
pevnosti, chemická inertnost za biologických podmínek a vynikající otěruvzdornost  
(nízký koeficient tření jako důsledek vysoké tvrdosti a možnosti naleštění při konečném 
opracování) [12]. Můžeme ho rozdělit na porézní korund pro kostní podpěru a oporu a hutný 
korund pro dentální implantáty [12]. 
Další významnou složkou v této skupině je oxid zirkoničitý ZrO2, především ve formě 
TZP, (tj. tetragonal zirkonia polycrystals), používaný od roku 1985 pro keramické femorální 
hlavice. Kvůli její značné vyšší lomové houževnatosti a ohybové pevnosti mají keramické 
komponenty menší rozměry v porovnání s keramikou na bázi Al2O3 [3]. Dlouho byla 
považována za alternativu korundu pro implantované aplikace, ale špatná hydrotermální 
stabilita při mírně zvýšené teplotě (150-250° C) je odpovědná za relativně nízkou životnost  
in vivo. Příčinou je nízkoteplotní povrchová degradace, způsobená fázovým přechodem 
tetragonální modifikace na monoklinickou, doprovázená zvětšením objemu o cca 5 % vedoucí 
k vytrhávání zrn a zvětšení otěru nebo dokonce ke katastrofickému lomu. Je známo, že 
korund snižuje rychlost hydrotermálního stárnutí TZP. Proto pouze zirkoničitá keramika 
s přídavkem korundu může být alternativou čistého korundu pro implantátové aplikace [12]. 
3.2.2. Biosklo 
Další velkou skupinou jsou bioskla, která se dokáží vstřebat a chovat se bioaktivně při 
kontaktu se živou tkání. Mezi základní typ bioskla patří sodno-vápenato-křemičité sklo  
(Na2O-CaO-P2O5-SiO2 s přídavkem P2O5 nebo B2O3, CaF2 pro lepší pevnost) [10]. V tomto 
ohledu je důležité procentuální zastoupení jednotlivých složek, které lze znázornit pomocí 
fázového diagramu (viz. obrázek). Podle chemického složení bioskla lze rozlišit fyziologický 
a mechanický účinek implantátu [3].  
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Obrázek č. 3: Fázový diagram chemického složení bioskel s vyznačenými oblastmi (A-E) podle 
odlišných fyziologických a mechanických účinků [3]. 
 
Obrázek ilustruje různé oblasti skel lišících se jejich bioaktivitou. Jde teda o soustavu 
Na2O-CaO-SiO2-P2O5 při konstantním obsahu 6 hm% P2O5. Oblast A představuje biosklo 
tvořící pevné spojení s kostí. Oblast B nemá žádné medicínské využití, protože vyvolává 
enkapsulaci. Skla v oblasti C resorbují v čase 10 až 30 dní od zavedení implantátu. Skla 
v oblasti D nenašli dodnes praktické využití. V oblasti E se ukázalo, že skla pevně přerůstají 
s kolagenovými vlákny a umožňují tak pevné, nepohyblivé spojení i s měkkým tkanivem 
organismu [3]. Z praktického hlediska se dobře uplatňuje biosklo s označením 45S5. 
V chemickém složení to značí jako 45 hm% SiO2, 24,5 hm% Na2O, CaO a 6 hm% P2O5. 
Hench zveřejnil formulaci bioaktivních skel, která objasňuje tvorbu vazby mezi tkání  
a implantátem. Pokud je zastoupení oxidu křemičitého v rozmezí 42-53 % dochází k 
prudkému vzniku vazby. V rozmezí 54-60 % vzniká vazebné spojení v rozmezí 2 až 4 týdnů. 
Pokud přesáhne složení 60 % SiO2 vazba nevzniká [10]. 
Ačkoliv skla mají dokonalou bioaktivitu, jejich mechanické vlastnosti zejména pevnost 
není zcela ideální pro dlouhodobou životnost a vyplnění velkých plošných kostních defektů. 
Proto se používají prioritně na obsahově menší defekty [10]. 
3.2.3. Sklo-keramika 
Poslední skupinou je sklo-keramika, která má velice silné postavení v lékařském prostředí. 
Význačné postavení ze sklo-keramických materiálů má trojfázový kompozit  
wollastonit-hydoroxyapatit-skelná fáze. Hutný kompozit ve finální fázi obsahuje tyto složky: 
28 % Wollastonitu (CaSiO3), 34 % oxofluoroapatitu (Ca10(PO4)6(O,F2) a skla o složení 
(17% MgO, 24 % CaO, 59 % SiO2) [10]. 
U nás se všeobecně značí tyto materiály jako A/W sklo-keramika. Jsou to bioaktivní  
a dlouhodobě stabilní materiály, které mají lepší mechanickou ohybovou pevnost, modul 
pružnosti a tvrdost oproti biosklu. Jde teda o polykrystalickou látku, která se připravuje 
řízenou krystalizací skla. Při ní je amorfní materiál sklo jako výchozí látka přeměněn ve  
sklo-keramiku s hlavními krystalickými fázemi apatitem a wollastonitem [2].  
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Základní podmínkou pro vznik vazby mezi implantátem a živou kostní tkání je tvorba 
tenké povrchové vrstvy obohacené o vápník a fosfor. Tato vrstva se časem mění na 
polykrystalickou vrstvu apatitových útvarů podobných kostnímu apatitu. Tento signál 
vzbuzuje tvorbu pevné vazby během 4 až 8 týdnů. A/W sklo-keramika má pevnost v ohybu 
stejnou jako kortikulární kost 160 GPa (kost 50-150 GPa) a modul pružnosti mnohonásobně 
vyšší 220 GPa [2]. 
3.3. Využití biokeramiky 
Biokeramika vykazuje výborné vlastnosti in vivo ve srovnání s čistě kovovými  
a polymerními materiály. Aktuální uplatnění biokeramiky lze hledat v ortopedii, 
maxilofaciální chirurgii a stomatologii.  
 
 
obrázek č. 4: Skeletální aplikace biokeramiky [26].  
 
Celkově mají biokeramické materiály široké využití v klinické medicíně od lebeční 
(kraniální) části přes otolaryngologické implantáty, maxilofaciální výztuže, dentální 
implantáty, periodontální (dásňové) vložky aj. Dolní části končetin především kyčelní  
a kolenní klouby bývají postiženy nemoci zvané osteoartritida, která je důsledkem 
opotřebování kostí věkem. Vysoce frekventovaným operativním zákrokem se stává  
totální kyčelní náhrada – endoprotéza, tzn. náhrada kyčelního kloubu za umělý. Hlavní složky 
představuje keramika (především korund), polymer (PE, PMMA) a slitiny kovu  
(titanu, kobaltu a chromu) [13]. 
 Skupina bioaktivních sklo-keramických materiálů na bázi apatitu a wollastonitu mají 
vynikající mechanické vlastnosti, které lze uplatnit v maxilofaciální (čelistní), tvarové 
chirurgii a neurochirurgii (obratlovém a meziobratlovém prostoru) [2].  
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4. HYDROXYAPATIT  
Hlavní podskupinou biokompatibilních materiálů je biokeramika a keramické kompozity 
na bázi apatitu a jeho derivátů, především hydroxyapatitu (dále jen HAP – Ca5(PO4)3OH). 
V mineralogii se pod pojmem apatity označují skupiny třech minerálů: HAP, chlórapatitu  
a fluórapatitu, nazvaných podle přítomností iontů OH–, Cl–, F– v krystalové mřížce [16]. 
Apatit je základní anorganická sloučenina (Ca3(PO4)2), která je přírodní složkou opěrného 
systému obratlovců. V kostech savců, tedy i člověka je jich přibližně 60 %, v zubní sklovině 
dokonce 90 % [16]. Biologický apatit patří mezi stavební složky lidské kosti spolu 
s organickou makromolekulou zvanou kolagen. 
HAP, známý jako jeden z důležitých implantovaných materiálů do lidských tkání je známý 
svou biokompatibilitou, bioaktivitou a podporou osifikačního procesu. 
4.1. Vlastnosti HAP 
Hlavními mechanickými nedostatky HAP je křehkost a nízká tažnost, které nedosahují 
parametrů zdravé lidské kosti. Z tohoto důvodu mají objemové implantáty jen malé rozměry  
a používají se na místech s nízkým mechanickým zatížením nebo ve formě kompozitu 
s kovovou matricí [3]. Proces rozkladu (při teplotách okolo 1300 °C), negativně ovlivňuje 
mechanické vlastnosti a zhušťování HAP. Zvyšuje se náchylnost k pomalému růstu trhlin  
a k biodegradaci materiálu. Řešením omezené stability a vysoké rozpustnosti HAP keramik je 
substituce OH skupiny ve struktuře apatitu ionty F–, kdy dochází k tvorbě tuhých roztoků 
hydroxyfluórapatitu (HFA). HFA je totiž termicky stálejší a méně rozpustný. Fluoridové ionty 
navíc podporují tvorbu a krystalizaci fosforečnanu vápenatého v osifikačním procesu [16]. 
Podobný účinek jako zrnité materiály má vysokoporézní HAP, při kterém se požadovaná 
porozita dosahuje regulovaným spékaním. Porozita některých typů mořských korálů leží 
přesně v intervalu velikosti pórů (140 až 160 µm) pro optimální vrůstání měkkého tkaniva 
organismu do implantátu [3]. 
4.2. Využití HAP 
HAP se častokrát využívá ve formě sférických částic s rozměry okolo 0,5 až 2 mm. 
Nejčastěji se objemové keramiky, na bázi HAP ve formě destičkových tělísek, používají při 
různých poúrazových operacích v maxilofacilní chirurgii nebo při náhradě kostního tkaniva  
a jeho rekonstrukci. Pro tyto účely jsou důležité fyzikálně-mechanické vlastnosti tělísek, 
především jejich tvar a možnosti jejich dotváření podle aktuální potřeby operačního zákroku 
běžnými postupy (řezáním, broušením). Tyto úpravy jsou obyčejně možné jen u porézních 
preparátů, které jsou důležité pro jejich správnou funkci v kostních implantátech [3]. 
Významnou aplikací je tzv. „bio-oko“. Je to oční protéza výrazně převyšující vlastnosti 
běžných porcelánových protéz. Oční svaly navázané na bioaktivní implantát se pohybují 
stejně jako svaly ovládající pohyb bulvy zdravého oka [16]. 
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4.3. Krystalová struktura HAP 
HAP krystalizuje v hexagonální soustavě. V základní buňce jsou obsaženy dvě vzorcové 
jednotky. Krystalová struktura se skládá z izolovaných tetraedrů PO4 s dvěma odlišnými 
polohami pro vápník a speciální polohou pro OH skupiny. Existence kanálů podél osy c je 
charakteristickým znakem struktury HAP. Z této skutečnosti vyplývá náchylnost atomů 
vápníku a hydroxylových skupin k ionto výměně [3]. Přírodní apatity tvoří širokou skupinu 
akceptorních přírodních minerálů všeobecného vzorce Me10(XO4)6(Y)2, kde polohy Me 
obsahují velké kationty s koordinací 7 a 9 (Ca, Sr, Ba, Pb, Mg). X polohu obsazují atomy 
s tetraedrickou koordinací (P, As, V, Si, S). Polohu Y obsazují anionty koordinované třemi 
kationty X (F, Cl, OH, O) [3,27]. 
 
 
obrázek č. 5:  Krystalová struktura HAP [27]. 
4.4. Příprava HAP 
V oblasti keramiky a biokeramických materiálů může být výsledný produkt nebo HAP ve 
formě: jemného prášku (< 1 µm), mletého gelu, kompaktního gelu, keramického povlaku 
(filmu) nebo vlákna. 
Na přípravu HAP lze použít mnoho metodických postupů. Jedna z metod syntézy pevného 
HAP z oxidů anorganických solí obvykle vyžaduje značnou časovou intenzitu mechanického 
míchání směsi a dodržování vysoké teploty při spékání [17]. Tyto procesní podmínky se 
odrážejí na výsledné mikro-struktuře HAP v podobě velikosti zrn a distribuci konečných 
částic. Mnoho metod příprav vykazuje časově náročný proces, který se může projevovat na 
určitých neshodách jednotlivých složek v roztoku. Tyto důsledky se odrážejí na výsledné 
nehomogenitě směsi a fázového složení [17]. 
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Jako často využívaný postup se využívá sol-gel metoda, která pozitivně ovlivňuje výsledné 
vlastnosti směsi v podobě excelentní chemické homogenity produktu. Sol-gel metoda 
neomezuje využívání různých výchozích látek obsahující vápník a fosfor. Je možné využívat 
sloučeniny typu Ca(NO3)2, alkoxidy vápníku, triethyl fosfát, orto-fosforové kyseliny aj. 
Hlavní nevýhody možných aplikací těchto látek představuje nízká rozpustnost alkoxidů 
vápníku v organických rozpouštědlech a nízká reaktivita fosforových sloučenin. Rovněž 
nezbytná je kontrola stechiometrického poměru Ca/P atomů.  
Syntéza HAP je často doprovázena uvolňováním sekundární fáze oxidu vápenatého CaO, 
který se negativně projevuje na výsledné biokompatibilitě HAP [18]. Hlavní snahou mnoha 
výzkumů je eliminovat koexistenci CaO. Jedna z mála možnosti pro separaci této fáze 
představuje promývání vápenatých částic v zředěném rozpouštědle některých kyselin jako 
třeba (HCl). Bylo zjištěno, že přidáním 0,01 M kyseliny chlorovodíkové dochází k přeměně 
na CaCl2. Ve vodě rozpustný chlorid vápenatý se může odstranit filtrací [18]. 
Mezi přídavná rozpouštědla lze zahrnout etylen-diamin-tetra-octovou kyselinu  
(EDTA – [CH2N(CH2CO2H)2]2) nebo kyselinu vinnou (TA), které jsou zvoleny jako chelační 
činidla. Jejich účinnost vychází ve schopnosti „sekvestrovat“ kovové ionty, např. Ca2+ nebo 
Fe3+. Po navázání na EDTA tyto ionty zůstávají v roztoku, ale vykazují sníženou reaktivitu. 
Tento komplex značený Ca(EDTA)2– se využívá jako vápenatý precursor na syntézu HAP. 
Nedávné výzkumy potvrdily, že připravená rozpouštědla dusičnanů nebo chloridů (NO3–, Cl–) 
obsahující Ca skupinu mohou významně ovlivnit strukturu apatitu, jelikož může dojít 
k inkorporaci chloridové a dusičnanové skupiny do výsledné struktury [17]. Po zahuštění 
roztoku je potřeba následně vzniklý sol vypařovat při teplotě 65 °C do vzniku gelové 
struktury o vazbě Ca-P-O. Gel je vysušen v sušárně při teplotě kolem 100 °C, následně 
rozdrcen a poté vyžíhán. 
Spékání jemných prášků HAP začíná už při teplotách nad 800 °C. Po době ohřevu se HAP 
mění nejprve na oxo – hydroxy a při teplotách nad 1200 °C na oxyapatit. Znamená to, že 
dochází k jeho částečné nebo úplné dehydroxylaci. Ze dvou (sousedních) hydroxylových 
skupin vzniká jedna molekula H2O, která přechází do plynné fáze a jeden kyslíkový aniont. 
Oxyapatit (pseudomorfóza HAP) je stabilní až do teplot kolem 1400 °C v závislosti od 
parciálního tlaku vodní páry při jeho výpale. Při vyšších teplotách se oxyapatit rozkládá na 
trikalciumfosfát (C3P) a tetrakalciumfosfát (C4P)] [3]. 
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5. TECHNOLOGICKÁ VÝROBA 
Z hlediska odbornosti a dostatečných praktických zkušeností patří technologická příprava  
a syntéza biokeramických materiálů mezi velice náročné a detailně propracované výrobní 
postupy, které se odrážejí na výsledných kvalitách a struktuře nově vzniklého biomateriálu. 
 Syntéza nových materiálů zahrnuje manipulaci ve složení až na úrovní základní buňky, 
resp. makromolekul a částic nanometrických rozměrů. Tento postup, nazývaný 
ultrastrukturní, umožňuje pokroky i v oblasti skla a keramiky. V moderní keramice 
rozhodujícím stupněm přípravy je syntéza keramických prášků. Ideální jsou prášky vysoké 
čistoty, kde nedochází k aglomeraci, monodisperzní, sub-mikronových velikostí a kulového 
tvaru [3]. 
5.1. Způsob příprav 
Ke konci minulého století se začaly využívat řady postupů pro výrobu HAP. Mezi tyto 
metody výroby biokeramických materiálů se řadí syntéza pomocí sol-gel metody, která je 
často využívána a také vykazuje řadu pozitiv. Veškeré metody včetně sol-gel představují 
mechano-chemickou syntézu. Většina postupů je tzv. vlhkou cestou, tak jako metoda srážecí 
(precipitační) z polárního-vodného rozpouštědla [14], elektro-chemická sedimentace, 
hydrotermická syntéza a emulzní nebo mikro-emulzní příprava [15]. Všechny tyty metody 
jsou široce využívané. Metodě sol-gel, bude věnována největší pozornost, protože vzniklé 
produkty mají velmi jemnou strukturu, která se jeví jako vhodná pro lékařské aplikace. 
5.2. Metoda sol-gel 
Metoda sol-gel umožňuje přípravu extrémně čistých, homogenních produktů netradičního 
složení při velice nízkých teplotách.  
Sol-gel metodou lze připravit velice malé částice, a to v řádech nanometrů. Velikost částic 
je důležitý parametr pro zlepšení kontaktu a stability s přírodní styčnou plochou lidské  
kosti [15]. 
5.2.1. Princip metody 
Metoda je založena na tvorbě prostorové sítě vazeb v obecném značení  
M-O-M´ chemickými reakcemi v roztoku při nízkých teplotách. Produktem reakce je amorfní 
látka. Suroviny vhodné pro sol-gel proces Schmidt charakterizuje požadavkem, aby v procese 
vytvářeli reaktivní anorganické monomery nebo oligomery, které dalšími reakcemi přecházejí 
na sol a poté na gel. V závislosti od podmínek, při této reakci je charakteristické buď růst 
anorganicko-organických lineárně rozvětvených polymerů nebo koloidních částic kulovitého 
tvaru. Při určitém počtu polymerních resp. koloidních částic se omezí volný pohyb v kapalině. 
Nastává propojení jednotlivých atomů a molekul tzv. zesíťování příslušných částí a tím 
dochází k přeměně solu na gel [3]. 
Vzniklý gel je charakterizován částečnou pevností (díky zesíťování struktury), ale také  
i pohyblivostí (tekutost). Tento proces přeměny solu na gel se nazývá gelace. 
Nejčastěji používanými výchozími látkami v sol-gel metodě jsou alkoxidy kovů a koloidní 
roztoky oxidů, resp. oxidohydroxidů. Podle použití těchto surovin se dělí sol-gel proces na 
dvě podskupiny, na polymerní resp. alkoxidový a koloidní (roztok sol-gel). Produkt prvního 
procesu se někdy označuje jako alkogel [3]. 
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Alkoxidová metoda umožňuje přípravu materiálů v širším rozsahu složení díky neustále se 
rozšiřující dostupnosti alkoxidů. V současnosti se připravují alkoxidy z více jak 60 prvků. 
Výhoda alkoxidové metody spočívá v tom, že umožňuje kontrolovat reakční rychlost 
fyzikálně-chemickým prostředím (koncentrace, pH, katalyzátor, teplota), které jsou 
jednodušší než prostředky koloidní chemie (tvorba nábojů a adsorbovaných vrstev) [3]. 
Alkoxidy kovů podléhají ve vodném prostředí hydrolýze a polykondenzaci. Tyto dvě 
reakce jsou z chemického hlediska v sol- gel podstatné.  
Je možné je naznačit [3]: 
  M(OR)n + n H2O →  M(OH)n + n ROH (1.1) 
  M(OH)n →  MOn/2 + n/2 H2O (1.2) 
Z hlediska přípravy materiálu sol-gel metodou jsou důležitými vlastnostmi alkoxidů 
skupenský stav, rozpustnost v alkoholech, destilace a způsob rekrystalizace [3]. 
Skutečný průběh hydrolýzy a polykondenzace není tak jednoduchý jak naznačují předešlé 
rovnice. U alkoxidů troj a více mocných kovů se zvyšuje počet reakčních partnerů. Příkladem 
může být alkoxid Si(OR)4. Schéma rovnice se znázorňuje třemi kroky [3]: 
  ≡ SiOR + H2O → ≡ SiOH + ROH  (1.3) 
  2 ≡SiOH → ≡Si – O – Si ≡  + H2O (1.4) 
  
≡SiOH + ROSi ≡  → ≡Si – O – Si ≡  + ROH (1.5) 
S narůstajícím postupem reakcí se zvyšuje délka a rozvětvenost oligomerů a zvyšuje se 
polymerační stupeň částic. V důsledku tohoto hydrolýza a polykondenzace okrajových  
Si – OR a Si – OH skupin probíhá za neustále se měnících podmínek [3]. 
Průběh reakce je možno ovlivnit katalyzátorem (kyselý, zásaditý), dále také poměrem 
H2O/M(OR)n, R(OH)/M(OR)n a teplotou. Nízký obsah vody (H2O/(OR)n ≤  n), nižší teplota 
( ≈ 25 °C) a katalýza kyselinou jsou příznivé pro lineární polymeraci. Naopak, vysoký obsah 
vody (H2O/M(OR)n >>n), katalýza zásadou a vyšší teplota vede k tvorbě koloidních  
částic [3]. 
5.2.2. Využití sol-gel metody 
Tato metoda je vhodná na přípravu vláken a povlaků, které se můžou aplikovat na různé 
keramické, skelné a kovové materiály a v závislosti na složení můžou mít různé chemické, 
optické nebo elektrické funkce. Tím dochází ke zlepšování výsledných vlastností konečného 
kompozitního materiálu složený z více komponentů. 
Tato metoda se hojně využívá i na přípravu HAP.  
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6. EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST 
Praktická část se věnuje přípravě HAP biokeramiky pomocí sol-gel metody ve vodném a 
alkoholovém (etanolovém) prostředí. Druhým zvoleným postupem syntézy HAP byla srážecí 
(precipitační) metoda. Vzniklé vzorky, byly vysušeny a poté vypáleny při určitých teplotách. 
Celkem bylo vypáleno 8 vzorků při teplotách 500, 800 a 1100 °C. 
Vzorky byly analyzovány pomocí metod RTG a FTIR. 
Vzorky HAP byly podrobeny testování bioaktivity a to ponořením do simulovaného 
krevního roztoku (SBF) po dobu 4 týdnů. Morfologie vzorků byla zkoumána pomocí 
rastrovacího elektronového mikroskopu (SEM). 
6.1. Postup přípravy 
HAP (Ca10(PO4)6(OH)2) o molární hmotnosti (M = 502,31 g/mol) byl připraven sol-gel a 
srážecí (precipitační) metodou. 
6.1.1. Sol-gel metoda 
 Hlavní prekurzory pro přípravu metody sol-gel byly zvoleny (NH4)2HPO4  
(hydrogen fosforečnan amonný) jako zdroj fosforečnanových iontů a Ca(NO3)2·4H2O 
(tetra hydrát dusičnanu vápenatého), který představuje zdroj vápenatých iontů. 
Celková rovnice a výpočet pro získání 20 g HAP: 
OHPOCaOHNOCaHPONH 34523424 )(4)(5)(3 →⋅+   (2.1) 
m3 = 20,0 g 
M3 = 502,31 g/mol 
M2 = 236,15 g/mol 
M1 = 132,06 g/mol 
m2 = ? g 


























































=   
Na přípravu 20 g HAP  bylo potřeba na předvážkách navážit 47,0 g dusičnanu vápenatého 
a 15,8 g hydrogen fosforečnanu vápenatého podle stechiometrického poměru. 
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6.1.2. Srážecí (precipitační) metoda 
Precipitační metodou se tvoří sraženiny. Jde o podvojné záměny, kdy kombinací iontů 
vznikne málo rozpustný produkt [19]. Nejčastějším způsobem přípravy patří srážení 
(precipitace) z roztoku v silném alkalickém prostředí [16]. 
Jako způsob přípravy byla zvolena srážecí (precipitační) metoda ve vodě.  
Hlavní reaktanty pro přípravu srážecí metody byly zvoleny Ca(OH)2 – hydroxid vápenatý  
a Ca3(PO4)2 – fosforečnan vápenatý. Sraženinu HAP je potřeba důkladně promýt a zbavit se 
tak přítomnosti iontů.  
Celková rovnice a výpočet pro 20 g HAP: 
264102432 )()()(3)( OHPOCaPOCaOHCa →+       (2.2) 
m3 = 20,0 g 
M3 = 502,31 g/mol 
M2 = 310,18 g/mol 
M1 = 74,0 g/mol 
m2 = ? g 



























































Pozn.: 2,94 g odpovídá 95 % Ca(OH)2 – 100 % představuje 3,1 g Ca(OH)2. 
Na přípravu 20 g HAP bylo potřeba na předvážkách navážit 37,1 g fosforečnanu 
vápenatého a 3,1 g hydroxidu vápenatého. 
Dále byla zjištěna rozpustnost jednotlivých látek ve vodě. 
Tabelované hodnoty rozpustnosti g látky/ve 100 ml H2O při 20 °C [25]: 
Ca(OH)2 – 0,173 g/ 100 ml H2O – špatně rozpustný 
Ca3(PO4)2 – 0,002 g/ 100 ml H2O – špatně rozpustný 
Ca(NO3)2 ·  4 H2O – 129 g/ 100 ml H2O – výborně rozpustný 
NH4HPO4 – 68,9 g/ 100 ml H2O – výborně rozpustný 
Pomocí tabelovaných hodnot rozpustnosti výchozích látek byly připraveny jednotlivé 
roztoky o určité molární koncentraci. Molární poměr Ca/P  výchozích látek při smíchání obou 
roztoků (ve vodě i v etanolu) za vzniku solu musí odpovídat hodnotě 1,67.  
Stechiometrický poměr HAP je vysoce významný při termických procesech během výpalu. 
Drobná nerovnováha v Ca/P poměru může vést ke vzniku vedlejších fází. Dalším důvodem 
dodržování přesného poměru je lepší krystalizační struktura vzniklého produktu [10]. 
Při nesprávném dodržování stechiometrického poměru může dojít [10]: 
• Ca/P < 1,67 je menší – během procesu vzniká α, β – TCP 
• Ca/P > 1,67 je větší – součástí HA fáze je přítomnost CaO (nežádoucí)    
Další část přípravy představuje konstantní míchání vzniklého solu pomocí elektrického 
míchadla a následná úprava pH pomocí pH metru. Je potřebné dodržovat délku mechanického 
míchání po několik hodin a správně upravit pH solu na zásadu. Při sol-gel ve vodném  
alkoholovém prostředí se udržovala teplota při 80 °C a pH kolem 9 až 10 úpravou amoniaku. 
Za určitou dobu míchání, dodržování teploty a upravení pH na požadovanou hodnotu došlo 
ke stabilizaci smísených koloidů transformací na bílý (podobající se jogurtu) vzniklý gel. 
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Vzniklá gelová hmota se nechala v digestoři a následně byla vysušena při laboratorní teplotě a 
v sušárně při (100 °C). 
Při srážecí metodě došlo ke smíchání připravených roztoků a úpravou pH na hodnotu 9,3. 
Během ručního míchání došlo k vysrážení produktu (vzniklý HAP) na dno nádoby  
a následně byl produkt odfiltrován pomocí bűchnerovy nálevky a vysušen. 
6.2. Výpal vzorků 
Obecně výpal patří mezi nejdůležitější část celé přípravy, kdy získává výrobek konečné 
vlastnosti. Tento technologický proces zahrnuje celý proces tepelného zpracování vysušeného 
a vytvarovaného polotovaru od počáteční teploty na požadovanou vypalovací teplotu. Během 
výpalu proběhnou ve střepu fyzikální, chemické a mineralogické děje, které vedou k dosažení 
požadovaných vlastností výrobku [8]. 
 Krystalizace a morfologie HAP nanočástic je vysoce závislá na teplotě výpalu. Velikost 
krystalů a stupeň krystalizace stoupá s rostoucí teplotou [21]. Velikost částic pro jednotlivé 
teploty výpalu se dá exaktně stanovit pomocí empirického vyjádření Scherer´s rovnice [15]: 
  θλ cos/89,0 ⋅= Bt , (3.1) 
 kde t označuje velikost zrn (částic), λ – vlnovou délku, B – šířka nejvyššího bodu při 
analytickém měření XRD, θ – představuje tzv. Braggův úhel. 
Velikost zrn připravených sol-gel metodou jsou determinovány pomocí Schrerovy rovnice. 
Pomocí těchto výpočtů můžeme konstatovat, že s rostoucí teplotou a časem spékání HAP 
dochází ke zvětšování vzniklých nanokrystalů [15]. Připravené nanokrystaly HAP jsou 
schopny stabilně reagovat s přírodní tkání lidské kosti, kde vykazují výbornou bioaktivitu  
a biokompatibilitu. Nano-velikost HAP je hlavní předpoklad pro toleranci k minerální kosti. 
6.3. Infračervená spektrometrie 
Principem infračervené spektrometrie je absorpce infračerveného záření molekulami  
látek [19].  
Infračervená spektrometrie se zabývá měřením a vyhodnocováním absorpčních spekter 
molekul, absorbujících záření o vlnových délkách 800 nm – 100 µm, tj. o vlnočtu  
12000 – 10 cm-1. Při absorpci tohoto záření dochází ke zvýšení vibračních a rotačních stavů 
molekuly [20]. 
Infračervené záření lze rozdělit na záření v oblasti blízké (near – infrared NIR), které 
navazuje na oblast viditelného záření (800 – 2500 nm, tj. 12000 – 4000 cm-1), střední  
(modele – infrared, MIR), (205 – 50 µm, tj. 4000 – 200 cm-1) a vzdálené (far – infrared, FIR) 
(50 – 100 µm, tj. 200 – 10 cm-1). Záření vzdálené infračervené oblasti vyvolává změnu 
rotačních stavů molekul, u nichž je potřebná malá energie. Při působení záření střední a blízké 
infračervené oblasti dochází k vibračně-rotačním přechodům, kdy se mění současně vibrační i 
rotační stav molekuly. Při interpretaci infračervených spekter sledujeme tři hlavní 
charakteristiky: polohu a tvar absorpčních pásů, počet pásů a jejich intenzitu [19]. 
Způsob přípravy na měření transparentních vzorů je možný pomocí tzv. tabletové metody, 
kdy se rozmělněná a vysušená látka smísí s nadbytkem vyžíhaného KBr, dokonale se 
homogenizuje a v lisovacích formách se vysokým tlakem lisují průhledné tabletky o průměru 
cca 1 cm a tloušťce 1 – 2 mm. Nevýhodou tohoto způsobu je dlouhá doba přípravy vzorku  
a kvalita získaného spektra, která je ovlivněna velikostí zrnění vzorku a KBr  
(dochází k rozptylu záření) [19]. 
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6.4. Rentgenová spektrometrie 
Rentgenové záření (nazývané taky paprsky X) je krátkovlnné elektromagnetické záření, 
uvolněné při dopadu urychlených nabitých částic (nejčastěji elektronů) nebo fotonů s vysokou 
energií na atomy látek. Dodáním energie dojde k vyražení elektronu z některé vnitřní hladiny 
atomu na volnou hladinu vnější. Vzniklá díra (vakance) je okamžitě (během 10-12 až 10-14 s) 
zaplněná některým z elektronů z vyšších vnitřních energetických hladin a rozdíl energie je 
uvolněn ve formě rentgenového záření (může také dojít k emisi elektronů) [19]. 
6.5. Biokompatibilita in vitro test 
Tabulka č. 1: Typické složky SBF (množství látky (g)/ v 1litru destilované vody) [24]. 
Chemické sloučeniny v SBF  Množství (g) 
Chlorid sodný (NaCl) 
Chlorid draselný (KCl) 
Di hydrát chloridu vápenatého (CaCl2·2H2O) 
Hydrogen uhličitan sodný (Na2HCO3) 
hydrogen fosforečnan vápenatý tri hydrát (K2HPO4·3H2O) 
Deka hydrát síranu sodného (Na2SO4·10H2O) 








Bioaktivita se stanovuje pomocí SBF (simulovaná krevní tekutina). Základní složky tohoto 
roztoku jsou obsaženy v tabulce č. 1. 
Jedná se o simulaci roztoku obsahující ionty podobné lidské krevní plazmě. Bylo zjištěno, 
že vzorky ponořené do SBF po určité době vytvářeli vrstvy HAP, které korespondovali 
s rychlostí a vznikem aktivní vrstvy HAP in vivo, tento jev se nazývá bioaktivitou [10]. 
Cílem in vitro testu je sledování a určení bioaktivity vzorku. Ideální doba pro sledování 
aktivity je v rozmezí 4 až 6 týdnů po ponoření vzorků za laboratorní teploty.  
Morfologie ponořeného vzorku se stanoví pomocí rastrovacího elektronového mikroskopu 
(SEM), který ve vysokém vakuu „ohmatává“ elektronovým paprskem povrch preparátu. 
Elektron se srazí nepružně s elektronem vnější vrstvy. Část energie ztrácí a odráží se od 
materiálu vzorku jako sekundární elektron. Sekundární elektrony jsou absorbovány vzorkem 
tím snáze, čím je jeho povrch nerovnější. Tyto sekundární elektrony jsou odchytávány 
detektorem sekundárních elektronů a vytvářejí obraz reliéfu povrchu [20]. 
 
Obrázek č. 6: Ideální vrstva bioaktivního HAP v SBF [10]. 
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7. VÝSLEDKY A DISKUZE 
Tabulka č. 2: Přehled produktů při různých metodách. 

























Sol – gel 
(voda) 
 
1100 HAP hexagonální 77 β-TCP hexagon. 22 
800  β-TCP hexagonální 76 HAP hexagon. 24 
Srážecí 
(voda) 
1100  β-TCP hexagonální 84 HAP hexagon. 15 






800 HAP hexagonální 85 β-TCP hexagon. 23 






Příprava HAP probíhá mokrou cestou (v alkalickém prostředí), kdy dochází ke srážení 
částic v důsledku nízké tepelné stability a následný rozklad na α a β – trikalcium fosfát. 
β-TCP  je pro kostní tkáň lépe vstřebatelná [23]. 
TCP (trikalcium fosfát) existuje ve čtyřech polymorfních strukturách.  
Pro nás jsou důležité [22]: 
• β-TCP (hexagonální) stabilní do teploty 1120 °C 
• α-TCP (monoklinický) stabilní v rozmezí teplot 1120 – 1470 °C 
Při teplotě okolo 1120 °C dochází k modifikační přeměně z β na α formu při které nastává 
zvýšení objemu. Tento jev má za následek tvorbu mikrotrhlin a snižování modulu pružnosti 
keramiky [16]. 
Pomocí výsledků měření XRD analýzy, lze určit při jaké metodě a teplotě výpalu vzniká 
čistý produkt o téměř homogenním složení. V našem případě se jedná o vznik čistého HAP 
velikosti nano-částic, který má splňovat podmínky bioaktivity. 
Při sol-gel metodě ve vodném prostředí vzniká poměrně čistý HAP hexagonální struktury 
při nejnižší teplotě výpalu (500 °C). Se zvyšováním teploty klesá množství HAP  
a objevuje se přítomnost vedlejší složky β-TCP (stabilní při zadaných teplotách výpalu). 
U srážecí precipitační metody vzniká jako hlavní složka β-TCP, která je dominantní oproti 
vzniku vedlejší složky HAP (kolem 20 %).  
Při precipitaci zpravidla nedochází ke vzniku stechiometrického HAP a při kalcinaci se 
v soustavě vytváří i jisté množství TCP [11]. 
Při sol-gel metodě v alkoholovém prostředí vykazuje dominantní složení HAP při 
teplotách 500 °C a 800 °C. 





























Obrázek č. 7: XRD analýza pro sol-gel (voda) při různých teplotách. 














































Obrázek č. 9: XRD analýza pro sol-gel (etanol) při různých teplotách. 
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Další analytická metoda IČ spektroskopie umožní identifikovat chemické vazby 
jednotlivých prvků při různé infračervené oblasti spektra (v oblasti středního infračerveného 
záření v rozsahu vlnočtu: 4000 – 500 cm–1). Dané spektrum je rozděleno do čtyř oblastí 
s vrcholy kolem 3500 cm–1, 1450 cm–1, 1100 cm-1 a 600 cm–1. Vrcholek kolem 3500 cm–1 je 
indikován vazbou OH v HAP. Vrchol kolem 1450 cm–1 je odpovídající esteru skupiny  
(P-O-R) [23]. 
Skupina CO32- je charakterizována oblastí 1470 – 1440 cm–1. Vrchol odpovídající hodnotě 
kolem 1100 cm–1 je určena rozpětí vazby P-O v HAP. Vrchol kolem hodnoty  
600 cm –1 odpovídá vazbě  P-O v fosforečnanové skupině [23]. 
obrázek č. 10: IČ analýza pří 500 °C (1, 2 sol-gel (voda), 3 sol-gel (etanol). 
 






































  28 
 
 
Obrázek č. 12: Vývoj mikrostruktury HAP s teplotou výpalu 1,2 a 3 stupně. 
 
Během zvyšování teploty výpalu můžeme sledovat změnu povrchové morfologie HAP 
v závislosti na teplotě. V prvních dvou snímcích si lze povšimnout pórovité struktury  
a aglomeraci menších částic HAP.  
V posledním snímku už je tvořena poměrně kompaktní celistvá vrstva dominantních částic 















Obrázek č. 13: Mikrostruktura HAP před SBF . 












Obrázek č. 15: Mikrostruktura HAP po 4 týdnech v SBF. 
Obrázek č. 14: Mikrostruktura HAP po 2 týdnech v SBF. 
Obrázek č. 15: Mikrostruktura HAP po 4 týdnech v SBF. 
 
Během testu in vitro se zkoumala po 2 a 4 týdnech v SBF bioaktivita vzorku s následným 
snímáním povrchu vzorků. Z obrázků je zřejmé, že již po 2 týdnech se na povrchu vytváří 
vrstvička hydroxyapatu, což značí bioaktivitu vzorku. Vzorek, který byl ponořen 4 týdny, má 
na povrchu větší množství vzniklého hydroxyapatitu. Vzorky jsou snímány ve třech úrovních 
zvětšení viz. obrázky č. (13, 14, 15). 
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8. ZÁVĚR 
Cílem bakalářské práce bylo seznámení se s problematikou syntézy bioanorganických 
materiálů a určení jejich bioaktivity a vlastností vzniklých vzorků hydroxyapatitu. Práce se 
skládá z části teoretické a experimentální, která byla zaměřena na přípravu HAP dvěmi 
metodami, a to  sol-gel metodu a precipitační metodu. Vysušené vzorky byly kalcinovány při 
teplotách 500 °C, 800 °C, 1100 °C a poté bylo analyzováno jejich složení. 
Metodou sol-gel byl připraven poměrně čistý HAP bez přítomnosti vedlejší fáze  
(α, β – TCP). Tato metoda umožňuje vznik poměrně čistého produktu o velice homogenním 
složení, při nízkých teplotách výpalu.  
Po kalcinaci a RTG analýze bylo zjištěno, že s rostoucí teplotou přítomnost HAP ve 
vzorku klesá. Hlavním důvodem je termický rozklad HAP a vznik stabilní α, β – TCP fáze při 
vyšších teplotách. Nechtěnou minoritní fázi TCP mohla ovlivnit příprava HAP, kdy mohla být 
mírná odchylka v stechiometrickém poměru Ca/P prekurzorů, ideálním poměrem Ca/P je 
číslo 1,67. Dalším faktorem ovlivňujícím čistotu HAP je pH, které musí být zásadité (pH 10). 
Druhá metoda přípravy HAP byla srážecí (precipitační), kterou se především připravuje 
HAP s částicemi o větších rozměrech (mikrometry) v porovnání se sol-gel metodou 
(nanometry). Z hlediska tvarové distribuce a homogenity částic není precipitační metoda 
přípravy HAP optimální. Toto tvrzení lze demonstrovat tabulkou č. 1, kdy vzniká jako hlavni 
produkt TCP s hexagonální strukturou. Tato skutečnost byla potvrzena RTG analýzou. 
Druhá analytická metoda, která pomohla vyhodnotit složení vzniklých vzorků, byla  
IČ spektroskopie. Při této metodě byly detekovány funkční skupiny OH hydroxyapatitu. 
Bylo zjištěno, že s kalcinační teplotou se zvyšuje velikost a distribuce částic na povrchu, 
která umožní vytvořit poměrně kompaktní vrstvu. Při nižších teplotách jsou znatelné menší 
aglomerace částic s pórovitou strukturou viz. obrázek č. 12.  
Po detekci a stanovení HAP ve vzorcích se sledovala bioaktivita ponořením vzorků v 
simulovaném krevním roztoku SBF. Doba, po kterou byly vzorky vystaveny SBF byla  
2 a 4 týdny, bylo možné sledovat vznik nových HAP krystalů na povrchu vzorků. Pro 
experimenty, ve kterých budu pokračovat v budoucnosti, bude vhodnější test v SBF provádět 
v delším časovém úseku, tj. 4-6 týdnů, aby bylo možné pozorovat větší vrstvu vznikajícího 
hydroxyapatitu. Pro zhodnocení morfologie vzorku vystaveného SBF byla použita SEM 
metoda, která odhalila slabou nesouvislou vrstvičku vznikajícího HAP, což by ukazovalo na 
možnou bioaktivitu vzorků HAP. 
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SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK 
 
 
PE  Polyetylen 
PMMA Polymetylmetakrylát  
TZP  tetragonální oxid zirkoničitý - polykrystalický 
HAP  Hydroxyapatit 
SBF  Simulovaný krevní roztok 
TCP  tri kalcium fosfát 
TA  kyselina vinná 
EDTA  etylen-diamin-tetra-octová kyselina 
HFA  Hydroxyfluórapatit 
A/W  apatit – wollastonit 
SEM  Rastrovací elektronová mikroskopie 
XRD  Rentgenová spektrometrie 
IČ  Infračervená spektrometrie 
 
